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L’obiettivo della tesi e` fornire una descrizione della modalita` di imaging
a raggi X denominata tomosintesi digitale della mammella (digital brea-
st tomosynthesis, DBT), un metodo per la produzione di immagini quasi-
tomografiche della mammella che si sta affermando come tecnica comple-
mentare/sostitutiva alla mammografia. Verra` illustrato brevemente il per-
corso storico che ha portato dalla definizione concettuale dei principi su cui
la tomosintesi si basa (inizio XX secolo), per arrivare alla realizzazione di
apparecchiature prototipali in grado di acquisire esami di tomosintesi della
mammella, successiva all’introduzione di rivelatori digitali in ambito mam-
mografico, e infine alle apparecchiature commerciali attualmente disponibili.
Verranno descritti i principi di funzionamento generali e delle componenti
che costituiscono la catena di imaging (tubo a raggi X, controllo automatico
dell’esposizione, rivelatore, condizioni geometriche), inclusi gli algoritmi di ri-
costruzione, sia analitici che iterativi, la cui evoluzione e` pressoche´ continua.
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Il cancro della mammella e` una significativa causa di mortalita` per le donne
ed e` il cancro piu` comunemente diagnosticato nella popolazione femminile,
con 1.67 milioni di nuovi casi stimati nel 2012 [6]. L’incidenza del cancro
alla mammella e` alta nei paesi sviluppati, con un tasso di incidenza di 80 su
100,000 nell’Unione Europea e di 92 su 100,000 in Nord America [7], ed e` la
seconda causa di morte associata al cancro [7],[31].
Lo screening mammografico puo` aiutare ad individuare il cancro in stadi ini-
ziali, con una conseguente riduzione della mortalita` [35],[12]. Una recente
rassegna sistematica sugli studi dei programmi di screening ha mostrato co-
me lo screening abbia ridotto la mortalita` associata al cancro della mammella
approssimativamente del 23% [20].
Nello scorso decennio la mammografia digitale (DM) ha progressivamente so-
stituito la mammografia analogica (screen-film) nei programmi di screening.
[14],[36]
La mammografia digitale ha dimostrato un leggero incremento del tasso di
individuazione dei tumori (Cancer Detection Rate, CDR) e una riduzione
del numero di falsi positivi [36]. La mammografia (digitale) e` una tecnica
di imaging a raggi-X veloce, a basso costo, non invasiva che utilizza una
dose di radiazione ionizzante relativamente bassa e che costituisce tutt’oggi
la modalita` di imaging piu` efficace per la diagnosi del tumore della mam-
mella. Tuttavia, la natura bidimensionale dell’imaging mammografico porta
all’inevitabile proiezione delle strutture che compongono la mammella sul
piano d’immagine, fattore che ne riduce la capacita` diagnostica. La presenza
di tessuto ghiandolare denso sopra o sotto la zona di interesse (eventuale
lesione) puo` contribuire ad una diminuzione della visibilita` della lesione, ri-
ducendo la sensibilita` della mammografia. Inoltre, la sovrapposizione delle
strutture della mammella dovute alla proiezione puo` portare alla creazione
di aree dell’immagine simili a strutture patologiche, con conseguente perdita
di specificita` dell’imaging mammografico.
La tomosintesi digitale della mammella (DBT) e` un’estensione della mam-
mografia digitale, ottenuta apportando alcune modifiche ad una piattaforma
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di DM. Il suo grande vantaggio e` quello di diminuire l’effetto negativo della
sovrapposizione anatomica generando una serie di immagini della mammella
parallele al rivelatore, a partire da una serie limitata di proiezioni acquisite
a diversi angoli e a bassa dose.
Per ottenere l’acquisizione di un set di immagini di tomosintesi, il tubo a
raggi-X ruota attorno ad un perno posto vicino al rivelatore digitale. Negli
esami di tomosintesi prodotti dai sitemi clinici attualmente sul mercato le
proiezioni sono ottenute con un’apertura angolare limitata compresa tra 15◦
±7.5◦ e 50◦ ±25◦.
Nella maggior parte dei sistemi il rivelatore rimane stazionario durante l’ac-
quisizione, mentre il tubo a raggi-X puo` fermarsi ad ogni acquisizione (tecnica
step-and-shoot) oppure muoversi in modo continuo.
Da un set tipicamente composto dalle 9 alle 25 immagini un algoritmo rico-
struisce una rappresentazione quasi-tridimensionale della risposta ai raggi-X
del tessuto esaminato. Come nella tomosgrafia computerizzata, la tecnica di
ricostruzione puo` basarsi su un approccio iterativo o su un metodo di Fourier.
Si possono applicare opportune modifiche agli algoritmi per velocizzare o per
semplificare la ricostruzione.
Le immagini ricostruite sono spesso visualizzate come stack di piani x-y (i
piani paralleli al detector), detti piani tomografici o slice.
Poiche´ il range angolare del tubo non e` 360◦ il data set e` altamente sotto-
campionato e questo porta alla comparsa di artefatti. Generalmente nella
DBT la risoluzione spaziale e` alta nel piano x-y, mentre e` scarsa in direzione
z (tubo-detector).
La qualita` dell’immagine ricostruita e la dose alla mammella dipendono dal
range angolare, dalla dose impiegata per ogni proiezione e dalle performance




Le carenze di un’imaging 2D per un’anatomia tridimensionale furono messe
in luce poco dopo la scoperta dei raggi-X da parte di Wilhelm Ro¨ntgen nel
1895.
Nel XX secolo si tento` di sviluppare un metodo per la ricostruzione delle
strutture interne ad un oggetto.
In un articolo del 1917 Radon forn`ı le basi matematiche necessarie a descri-
vere la tomografia, dimostrando come le proiezioni di una struttura potessero
essere utilizzate per descrivere gli oggetti ad essa interni. In particolare, Ra-
don dimostro` come fosse possibile determinare una distribuzione di densita`
a partire dai raggi-X assorbiti in ogni direzione, tramite una formula di tra-
sformazione integrale chiamata “trasformata di Radon”.
Nel 1932, il neuroradiologo ed ingegnere elettronico Ziedes des Plantes in-
trodusse alla comunita` scientifica con il nome di seriescopia l’imaging tomo-
grafico. Des Plantes la descrisse come un metodo radiografico per la visua-
lizzazione di un numero arbitrario di piani paralleli in successione attraverso
l’impiego di una bassa dose di radiazione.
La tomografia geometrica fu rapidamente accettata e adottata come tecnica
di diagnostica per immagini, spianando la strada allo sviluppo della Tomogra-
fia Computerizzata (Computed Tomography, CT), della Risonanza Magnetica
(Magnetic Resonance Imaging - MRI) e di altre tecnologie di imaging tridi-
mensionali.
Des Plantes costru`ı un prototipo tomografico in cui, attraverso un moto cir-
colare della sorgente a raggi-X e quattro pellicole stazionarie posizionate a
quattro diversi angoli (0◦, 90◦, 180◦, 270◦) rispetto all’uscita del tubo, poteva-
no essere ottenuti differenti piani focali muovendo reciprocamente le pellicole.
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Figura 1.1: Moto relativo tra tubo e pellicola.
Nei primi apparati per la tomografia geometrica veniva utilizzato un moto
lineare della sorgente a raggi-X. il tubo emetteva radiazione in modo conti-
nuo e conseguentemente la pellicola assorbiva radiazione durante tutto il suo
movimento. Il piano d’interesse era ottenuto muovendo la pellicola (cassetta
screen-film) e il tubo radiogeno in direzioni opposte incrociando il paziente
come rappresentato in figura 1.1. Tutti gli altri piani apparivano come oggetti
sfocati sopra e sotto il piano di interesse in modo proporzionale alla distanza
dal punto focale. La tipologia di movimento meccanico per ottenere questa
messa a fuoco del piano d’interesse e di sfocatura degli altri piani si e` evoluto
nel tempo, passando dal moto linare, a quello circolare e ipocicloidale.
Nonostante l’avvento della tomografia abbia rappresentato un notevole passo
avanti nella diagnostica per immagini, la tecnologia presentava due consisten-
ti limitazioni.
Inanzitutto l’acquisizione delle immagini doveva essere ripetuta dal medi-
co ogni volta che si voleva ottenere un nuovo piano di messa a fuoco, con
un significativo incremento di dose. La seconda limitazione consisteva nel-
l’impossibilita` di eliminare completamente i dettagli al di fuori del piano di
interesse.
La tomografia lascio` quindi molto spazio per successive implementazioni.
1.2 Tomosintesi
Nonostante la tomografia convenzionale fosse implementata per ottenere un
singolo piano usando una sola pellicola, il lavoro di des Plantes permetteva,
almeno teoricamente, la ricostruzione di un arbitrario numero di piani a
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partire da un set discreto di immagini proiettate ottenute con una singola
procedura d’acquisizione.
Per la tomosintesi non ci furono progressi significativi dalla fine degli anni
‘30 a fine degli anni ‘60, quando John Garrison e David Grant descrissero
un sistema prototipale a geometria circolare, simile a quello di des Plantes.
Il processo e` illustrato in figura 1.2. Venti radiografie venivano acquisite in
formato ridotto su una sola pellicola e riproiettate su un’altra grande pellicola
usando un complesso sistema di retroproiezione con un assemblamento di
lenti e specchi. La pellicola retroilluminata poteva quindi essere osservata
su uno schermo, che mosso verticalmente permetteva la visualizzazione di
diversi piani della struttura in esame. L’immagine sullo schermo cattuata
con una videocamera veniva trasmessa su un monitor.
Figura 1.2: (a) Acquisizione delle 20 radiografie. (b) Sistema di retroproiezione.
Riferendosi alla capacita` della macchina di creare retroattivamente un
infinito numero di tomografie fu proprio Grant nel 1972 a coniare il termine
“tomosintesi“.
Tuttavia nonostante i promettenti risultati ottenuti da Garrison e Grant, i
loro dispositivi di tomosintesi richiedevano un cambio di pellicola ad ogni
acquisizione. Questo rendeva il processo troppo lungo e macchinoso per la
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maggior parte delle applicazioni cliniche. Negli anni ’70 fu introdotto l’ima-
ging coded-aperture come metodologia per diminuire i tempi della procedura.
Furono proposte diverse tecnologie simili con diversi nomi: flashing tomosyn-
thesis (FTS), short time tomosynthesis e tomoscopy. Nella FTS una schie-
ra di sorgenti a raggi-X emettono in modalita` pulsata in rapida sequenza.
Una singola pellicola (immagine codificata) acquisisce un intero set di sotto-
immagini. L’immagine decodificata viene ricostruita sommando tra loro una
serie di versioni traslate dell’immagine codificata, in maniera simile al meto-
do di retropriezione standard della tomosintesi di Garrison e Grant.
L’imaging coded-aperture permise di generare un numero arbitrario di piani
tomografici in un tempo totale dell’ordine dei millisecondi, rendendo possi-
bile l’applicazione clinica dell’imaging per organi non stazionari. Tuttavia,
per la sovrapposizione di sotto-immagini durante la ricostruzione si riscontro`
una maggiore sfocatura delle regioni a basso contrasto rispetto alla tomosin-
tesi tradizionale. FTS si dimostro` utile per procedure angiografiche, in cui
tramite l’iniezione di un agente ad alto contrasto si valicava l’ostacolo della
sfocatura delle zone a basso contrasto.
Verso la fine degli anni sessanta, come ulteriore metodo per ridurre i tempi di
esposizione, si passo` sempre piu` frequentemente dalla pellicola fisica a mezzi
di acquisizione elettronica, come videocamere e display televisivi.
Alla fine degli anni ‘70 la CT sembrava la tecnologia piu` promettente, a disca-
pito della tomosintesi. Infatti negli apparati di tomosintesi ad acquisizione
fluoroscopica il rumore e la distorsione agli angoli dell’immagine disturba-
vano le ricostruzioni tomografiche e i post-processi erano ostacolati da un
insoddisfacente rapporto efficienza-costi per i processi di ricostruzione.
Tuttavia, verso la fine degli anni ‘90, l’introduzione in ambito radiografi-
co/mammografico di rivelatori digitali con caratteristiche appropriate riac-
cese l’interesse per le applicazioni cliniche della tomosintesi.
In particolare, i costi per i processi di ricostruzione si abbassarono e, soprat-
tutto, l’avvento dei detector digitali flat-panel rese possibile la produzione di
immagini digitali a readout-rate elevati e ad alta qualita`. [2]
Uno dei primi detector digitali flat-panel utilizzati era composto da ioduro di
cesio (CsI) con un sistema transitor-fotodiodo di silicio amorfo (a-Si). Questo
fu integrato su un sistema mammografico del tipo GE-DMR modificato da
L. Niklason e D. Kopans che, al termine della sperimentazione, conclusero
che la tomosintesi avrebbe potuto migliorare la specificita` della mammografia
con un ampliato margine di visibilita` della lesione e facilitare la rivelazione
di un tumore alla mammella in stadio iniziale.
Capitolo 2
Acquisizione dell’immagine
I sistemi di DBT attualmente in uso sono molto diversi tra loro in tutte le
componenti. Le differenti caratterisiche degli apparati sono riportate sche-
maticamente nella tabella I e descritte piu` dettagliatamente nelle successive
sezioni.
Tabella I: Caratteristiche fisiche di cinque apparati di DBT attualmente in
commercio.
Produttore Fuji GE Hologic IMS Siemens
Materiale dell’anodo W Mo/Rh W W W



















Forma del pixel Esag. Quadr. Quadr. Quadr. Quadr.







Angolo di scansione (◦) 15 o 40 25 15 40 50
N◦ di proiezioni 15 9 15 13 25
Dose-proiezione UniformeUniformeUniformeVariabile Uniforme
Griglia anti-scatter No Si No No No
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2.1 Geometria
Come mostrato in tabella I nella pagina precedente sono stati sviluppati ap-
parati di tomosintesi con diverse caratteristiche. Le varianti si distinguono
principalmente per il percorso del tubo a raggi-X e per il tipo di rivelatore
impiegato. Nonostante alcuni prototipi di apparati di tomosintesi in passa-
to abbiano fatto uso della geometria totalmente isocentrica, in cui il tubo
a raggi-X ed il detector ruotavano rigidamente descrivendo un arco attorno
all’asse del perno, la maggior parte dei sistemi di tomosintesi odierni uti-
lizza la geometria parzialmente isocentrica, dove solo il tubo ruota, mentre
il detector rimane stazionario (a sinistra in figura 2.1). Questa geometria e`
relativamente semplice da impiegare in un sistema DM modificato, poiche´
non sono richiesti particolari cambiamenti per l’alloggiamento del detector.
Sono numerosi i sistemi mammografici che posseggono meccaniche tali da
permettere un movimento indipendente dell’estremita` del tubo radiogeno e
del braccio del tubo (detto gantry). Considerando cio`, quasi tutti i sistemi
di tomosintesi, sia quelli in commercio che quelli in fase di approvazione da
parte della FDA, utilizzano questa geometria.
Figura 2.1: (Sinistra) Schema di una geometria parzialmente isocentrica impiegata in
un apparato di DBT. (Destra) Geometria del sistema prototipale MicroDose.
Il moto isocentrico completo e` permesso solo in apparecchiature con un
piccolo angolo di scansione (ad esempio ne fa uso il sistema Hologic che ha
angolo di scansione di 15◦ (± 7.5◦), poiche´ durante l’acqusizione la mammella
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e` compressa sul piano d’appoggio contenente il rivelatore.
Una rilevante eccezione e` il sistema DBT che si basa sul sistema mammogra-
fico a conteggio di fotoni MicroDose (Philips Healtcare, Best, Olanda) che
impiega una geometria isocentrica ma con l’isocentro posizionato al di sotto
del rivelatore (a destra in figura 2.1 nella pagina precedente).
2.2 Moto della sorgente a raggi-X
Il moto della sorgente a raggi-X puo` essere continuo o effettuato con meto-
dologia step-and-shoot.
Il moto continuo consente un sistema meccanico piu` semplice e, se accoppia-
to con un detector ad alto readout, permette una significativa diminuzione
del tempo di scansione. Tuttavia, il movimento continuo del gantry puo`
produrre una sfocatura nella direzione del movimento. Tale effetto negativo
puo` essere ridotto attraverso un fascio-X con impusli piu` brevi. La durata
dell’impulso e` limitata dalla capacita` di emissione del tubo radiogeno, poiche´
un impulso piu` breve necessita di una corrente piu` elevata per raggiungere
la stessa esposizione.
Nel movimento di tipo step-and-shoot la sorgente viene fermata prima di ogni
esposizione a diverso angolo. L’interruzione del moto della sorgente prima
di ogni esposizione limita la sfocatura della macchia focale rispetto a quanto
accade con il moto continuo. Il tempo di acquisizione risulta inevitabilmen-
te piu` alto, in quanto e` necessario che il gantry si stabilizzi prima di ogni
esposizione per evitare vibrazioni. Inoltre, la maggior durata dell’esposizione
aumenta la possibilita` di artefatti da movimento, con conseguente riduzione
della risoluzione spaziale sul piano.
Entrambi i metodi di movimento della sorgente-X richiedono un’elevata ac-
curatezza geometrica, essendo l’informazione sulla posizione della sorgen-
te ad ogni acquisizione un importante parametro impiegato per la corretta
ricostruzione del volume della mammella.
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2.3 Angolo di scansione, campionamento an-
golare e n◦ di proiezioni
L’angolo di scansione e` l’angolo massimo descritto dal gantry dalla prima
all’ultima immagine. Il numero di proiezioni acquisite in una singola scansio-
ne determina il campionamento angolare (ovvero l’angolo tra due proiezioni
consecutive). Diversi sistemi DBT adottano angoli di scansione e numeri
di proiezioni che variano in modo piuttosto marcato. L’angolo di scansione
varia da un minimo di 15◦ (±7.5◦) per il sistema Hologic ad un massimo di
50◦ (±25◦) per l’apparato Siemens. Il numero delle proiezioni a bassa dose
spazia in un range compreso tra 9 (GE) e 25 (Siemens).
In generale, piccoli angoli di scansione sono migliori per la risoluzione nel
piano x-y (in-plane resolution) e per la caratterizzazione di piccoli oggetti.
Aumentare l’angolo di scansione migliora generalmente la risoluzione nella
direzione z (out-of-plane resolution) [30]. Per un seno di densita` media, in
condizioni di rumore anatomico limitato, e` stato dimostrato che aumentare
l’angolo di scansione migliori leggermente la rivelabilita` delle lesioni di alcu-
ni millimetri di diametro [39]. Tuttavia, il principio generale di aumentare
l’angolo di scansione non e` applicabile nellla tomosintesi, in quanto la sta-
zionarieta` del rivelatore comporta una riduzione del campo visibile effettivo
(Field Of View, FOV) quando le proiezioni sono acquisite ad angoli elevati.
Inoltre, a causa del vincolo applicato dai produttori di non impiegare dosi
molto piu` alte rispetto alla mammografia standard, angoli di scansione ampi
comportano l’aumento del numero di proiezioni e la diminuzione dell’espo-
sizione per proiezione, il che porta ad operare in situazioni di alto rumore
quantico.
L’aumento del numero di proiezioni non aumenta significativamente la ri-
velabilita` delle lesioni, ma permette di ridurre gli artefatti che potrebbero
influenzare negativamente l’interpretazione delle immagini [39], [3].
Diversi autori hanno tentato di ottimizzare i parametri di acquisizione della
tomosintesi, ottenendo risultati molto vari [3],[24],[30],[26][39]. Ad esempio,
Chawala et al. [3] concludono che per un angolo di scansione di 45◦ (non sono
stati investigati angoli maggiori) il numero ottimale di proiezioni sarebbe tra
15 e 17; Young [39]conclude invece che per un angolo di scansione di 96◦ sono
richieste solo 7 proiezioni per raggiungere un ottimo.
La variabilita` dei risultati relativi all’ottimizzazione e` in gran parte dovuta
alle differenti metriche impiegate per quantificare la qualita` dell’immagine.
Queste spaziano da misure semplici (come il rappporto contrasto-rumore e la
point-spread-function) a modelli matematici molto piu` complessi che tentano
di stimare dei reali obiettivi dell’imaging, come l’individuazione delle lesioni.
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2.4 Scatter - Griglia anti-scatter, dalla DM
alla DBT
Nell’imaging a raggi-X la radiazione diffusa dall’oggetto esaminato diminuisce
il contrasto della lesione ed aumenta il rumore dell’immagine. Lo scattering
aumenta significativamente all’aumentare dello spessore dell’oggetto.
Per minimizzare l’effetto negativo della radiazione di scattering, viene uti-
lizzata una griglia anti-scatter posta tra il piano d’appoggio della mammella
e il rivelatore. Clinicamente sono impiegati due tipi di griglie anti-scatter:
dette rispettivamente uni- e bidimensionali.
Figura 2.2: Schema di come una griglia anti-scatter 1D viene impiegata nella DM. Le
pareti della griglia bloccano una larga porzione dei raggi diffusi, mentre i raggi primari sono
tramessi attraverso gli spazi della griglia. L’altezza delle pareti, il materiale, lo spessore e
la distanza tra le pareti pareti determinano le performance della griglia.
Le griglie unidimensionali utilizzano strip di materiale ad elevata atte-
nuazione, in genere il piombo, separate da un materiale a basso coefficiente
di attenuazione, come la fibra di carbonio.
Come mostrato in figura 2.2 per minimizzare l’assorbimento dei fotoni X
primari (non diffusi da dalle pareti della griglia), le strip sono orientate in
direzione catodo-anodo e focalizzate, ovvero inclinate verso la macchia focale
al crescere della distanza dal centro della griglia.
Alcuni costruttori impiegano invece le griglie 2D, con struttura “a celle”
(figura 2.3 nella pagina successiva).
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Figura 2.3: Raffigurazione di una griglia 2D con struttura “a celle” impiegata in un
sistema di DM
Le griglie 1D e 2D impiegate in mammografia digitale non possono essere
utilizzate negli apparati clinici di tomosintesi. Infatti, nella DBT durante la
scansione il rivelatore e` fermo (o raramente ruota coprendo un piccolo an-
golo) e di conseguenza non mantiene un allineamento fisso con la sorgente
di raggi-X. Sia la griglia 1D che quella 2D risulterebbero non focalizzate per
tutte le proiezioni acquisite ad angoli maggiori o minori di 0◦, attenuando in
misura inaccettabile il fascio primario e producendo artefatti sulle immagini.
La maggior parte dei sistemi DBT acquisisce pertanto le proiezioni senza
l’uso della griglia, mantenendo il contributo dello scattering.
Wu et al. [37] hanno dimostrato attraverso simulazioni Monte Carlo che nel-
l’imaging attraverso DBT di una mammella spessa 5 cm il contrasto di una
massa di 1.4 cm e` ridotto di circa il 30%.
Tuttavia, la necessita` di produrre sul rivelatore digitale un rapporto segna-
le rumore (SNR) sufficiente per un’adeguata ricostruzione del volume della
mammella e la volonta` di mantenere il livello di dose basso, rendono la ra-
diazione di scatering un fattore che aumenta il SNR rispetto a quello che si
avrebbe in presenza di una griglia.
L’unico produttore che impiega una griglia anti-scatter per la tomosintesi e`
GE, che ha sviluppato una griglia con le strip ruotate di 90◦ rispetto alle
griglie convenzionali, in grado di catturare i fotoni diffusi mantenendo il fuo-
co della griglia fisso durante l’acquisizione. I benefici di questa griglia sono
piu` evidenti per mammelle spesse, dove l’effetto dello scattering dei fotoni e`
maggiore.
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2.5 Corrente del tubo e tempo di esposizione
La corrente tra catodo e anodo nel tubo radiogeno, oltre alla forma dello spet-
tro, e` il parametro che determina il flusso di uscita dei raggi X attraverso la
sorgente. In genere i tubi mammografici lavorano, anche in tmosintesi, a una
corrente fissa di 100 − 200mA. Il prodotto corrente × tempo di esposizione
(detto anche mAs) e` direttamente propozionale alla fluenza di output. Quin-
di, se tutti gli altri parametri sono mantenuti costanti, la dose assorbita dal
paziente e il segnale che il detector riceve durante l’acquisizione sono diret-
tamente proporzionali al prodotto corrente × tempo di esposizione, mentre
il rumore dell’immagine gli e` inversamente proporzionale. Di conseguenza, il
corretto settaggio di questo parametro e` di cruciale importanza per operare
in condizioni di rumore e dose appropriati.
La maggior parte dei sistemi DBT distribuisce la dose di radiazione in mo-
do uniforme lungo l’angolo di scansione, ovvero lo stesso prodotto corrente-
tempo e` impiegato per ogni proiezione. L’unica eccezione e` il sistema IMS che
utilizza il 50% della radiazione totale per la proiezione centrale (per ottenere
una mammografia quasi-standard), mentre la rimanente dose e` distribuita
uniformemente lungo l’angolo di scansione.
2.6 Tensione del tubo e spettro dei raggi-X
La differenza di potenziale che accelera gli elettroni dal catodo all’anodo del
tubo a raggi-X determina l’energia massima dello spettro; a parita` di cor-
rente ad un valore maggiore della tensione corrisponde uno spettro di fotoni
piu` energetico. La tensione applicata agli elettrodi del tubo a raggi-X e` una
tensione alternata che viene raddrizzata tramite un circuito opportuno. Per
questo motivo la tensione del tubo e` anche chiamata kilovoltaggio di picco
(kV p).
Poiche´ l’obiettivo princpale della DBT e` quello di migliorare la visibilita` del-
la lesione riducendo il rumore anatomico di background, il contrasto della
lesione associato alla trasmissione dei raggi-X diventa meno importante. Di
conseguenza, la DBT puo` essere eseguita utilizzando spettri-X di energia piu`
elevata. Raggi-X a piu` alta energia sono ovviamente piu` penetranti e le dif-
ferenze di attenuazione di diversi tessuti sono piu` piccole ad alte energie. Di
conseguenza una maggiore tensione e un abbassamento di corrente compor-
tano una dose piu` bassa per il paziente e un’immagine a contrasto piu` basso.
Tuttavia in DBT, il guadagno di contrasto sui piani tomografici proviene
dalla ricostruzione “stratificata” di questi, non direttamente dalle proiezioni
angolate.
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Altri parametri che possono far variare la forma dello spettro sono il mate-
riale dell’anodo ed il materiale e lo spessore del filtro presente all’uscita del
tubo radiogeno.
In genere i sistemi di DBT utilizzano tensioni piu` alte (tra i 30kV p e i 40kV p)
dei sistemi mammografici e differenti combinazioni di materiale di anodo-
filtro, come W/Al o W/Ag, tali da produrre spettri-X piu` penetranti.
2.7 Detector
FPD
Il riacceso interesse per la tomosintesi a cui si e` assistito negli ultimi an-
ni si deve allo sviluppo e alla commercializzazione dei Flat-Panel Detectors
(FPD). Questi rivelatori permettono un’eccellente qualita` d’immagine ed un
readout rate elevato, ma risultano inefficienti quando esposti a raggi-X. Per
questo motivo tutti i sistemi in commercio integrano un FPD o con uno
scintillatore (ioduro di cesio, CsI), o con un fotoconduttore (selenio amorfo,
a-Se), per convertire i raggi-X rispettivamente in fotoni visibili o in cariche
elettriche. Nel sistema mammografico e di DBT di GE, i raggi-X che entrano
nel detector interagiscono con lo strato di ioduro di cesio e sono convertiti
in radiazione visibile. Questa costituisce il segnale raccolto dal flat-panel. In
tutti gli altri sistemi i raggi-X creano cariche elettriche nello strato di selenio,
che sono poi fatte migrare verso il FPD attraverso un intenso campo elettrico
(alcuni kV m−1). Ogni sistema usa lo stesso flat-panel sia per le acquisizioni
mammografiche sia per quelle di tomosintesi.
La dimensione dei pixel degli FPD impiegati nella mammografia e` di 50µm
per Fuji, 70µm per Hologic, 85µm per IMS e Siemens e 100µm per GE. Ne-
gli apparati di tomosintesi, GE, IMS e Siemens usano la stessa dimensione
di pixel; Hologic invece impiega un pixel binning 2X2 e questo comporta
un’effettiva dimensione del pixel di140µm; Fuji propone invece un pixel esa-
gonale con la possibilita` di modulare l’efettiva dimensione del pixel da 50µm
a 150µm.
Poiche´ le dimensioni dei pixel sono le stesse o simili rispetto a quelli impiegati
per acquisizioni mammografiche, la risoluzione del piano x-y delle immagi-
ni ottenute tramite tomosintesi e` alta, molto vicina a quella delle immagini
mammografiche.
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Detector a conteggio di fotoni
I detector a conteggio di fotoni sono diffusi in medicina per diverse tecniche
di imaging, soprattutto in medicina nucleare. Recentemente sono stati com-
piuti passi avanti per lo sviluppo di rivelatori a conteggio di fotoni anche nel
campo dell’imaging a raggi-X, dove le richieste per le dimensioni dei pixel e
per la frequenza di conteggio sono molto piu` stringenti a causa dell’elevata
fluenza. I vantaggi dei rivelatori a conteggio di fotoni rispetto ai rivelatori ad
integrazione (come i flat-panel) sono dati principalmente dalla loro maggiore
efficienza. Il fatto di contare i fotoni singoli la cui energia sia superiore ad
una soglia predefinita, implica che anche i fotoni a bassa energia che com-
pongono lo spettro dei raggi-X producono un segnale sul detector identico a
quello dei fotoni di energia maggiore. Per una fissata qualita` dell’immagine,
i rivelatori a conteggio di fotoni permettono una significativa riduzione della
dose rispetto ai rivelatore ad integrazione.
Capitolo 3
Ricostruzione dell’immagine
Sono state implementate con successo numerose tecniche di ricostruzione per
la DBT. Il principio di base degli algoritmi e` lo shift-and-add, che si fonda sul
concetto della laminografia planare e permette la ricostruzione dell’immagine
traslando leggermente ogni proiezione ottenuta in modo da mettere a fuoco
gli oggetti presenti ad una determinata profondita`, mentre gli oggetti negli
altri piani sono volutamente resi meno nitidi.
La maggior parte delle tecniche di ricostruzione della DBT derivano da quelli
sviluppati in precedenza per la CT. Ovviamente, a causa dell’angolo limitato
caratteristico della DBT questi algoritmi devono essere modificati opportu-
namente.
Per introdurre il discorso sugli algoritmi di ricostruzione e` importante di-
scutere innanzitutto di come venga processato il set di dati dell’immagine
acquisita.
Prima di ricostruire i piani d’immagine e` fondamentale compiere una tra-
sformazione logaritmica dei dati ottenuti. Questo procedimento e` gia` fonda-
mentale nella CT in cui i valori ottenuti dal passaggio dei raggi-X attraverso
l’oggetto analizzato devono essere trasformati in un integrale di linea. Que-
sto integrale descrive i coefficienti di attenuazione delle diverse porzioni di
spazio attraversate. Lo stesso principio vale anche per la tomosintesi come
si vedra` nella sezione successiva.
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Figura 3.1: Schematizzazione del principio di shift-and-add in un apparato di DBT
Per comprendere il motivo della trasformazione logaritmica si immagini
una situazione in cui un nodulo e` visualizzato in due modi diversi durante
la scansione: nel primo caso i raggi-X attraversano solo il nodulo; nel se-
condo invece i raggi-X attraversano sia il nodulo che uno strato di tessuto






dove d e µn sono il diametro e il coefficiente di attenuazione del nodulo,
mentre D e µt sono lo spessore e il coefficiente di attenuazione dello strato
di tessuto sovrapposto.
Se, una volta traslate le proiezioni ottenute in modo da riallineare la posi-
zione del nodulo e rinforzarne il segnale, non si effettua una trasformazione
logaritmica dei dati, si ottiene un’immagine descritta dalla seguente intensita`:
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IT = I1 + I2 = I0e
−µnd + I0e−µnd−µtD = I0e−µnd(1 + e−µtD). (3.3)
Si nota subito come l’intensita` ottenuta non sia direttamente propor-
zionle al coefficiente di attenuazione del nodulo e del tessuto. Viceversa,
se si effettua una trasformazione logaritmica dei dati, l’intensita` dell’im-
magine ricostruita risulta direttamente proporzionale all’attenuazione della
sovrapposizione anatomica:
IT = I1+I2 = ln(I0)−µnd+ln(I0)−µnd−µtD = 2ln(I0)−2µnd−µtD. (3.4)
3.1 Algoritmi analitici - Filtered Back-projection
L’algoritmo di ricostruzione piu` usato per la tomosintesi e` il metodo filtered
back-projection, derivante dalla CT.
Il suo grande vantaggio e` la velocita` di esecuzione, fattore importante all’i-
nizio dello sviluppo della CT, quando i computer erano decisamente meno
potenti di quelli odierni.
Durante una scansione, se si assume l’approssimazione di raggi paralleli e
mono-energetici, il valore registrato ai vari pixel per una proiezione all’an-
golo θ e` l’integrale di linea dei coefficienti di attenuazione relativi al tragit-
to attraversato dalla radiazione. La distribuzione dell’oggetto f(r), conr =
(x, y) ∈ R2, e` mappata nel set di integrali di linea attraverso la trasformata
di Radon.
Un integrale di linea, anche chiamato valore di proiezione, e` dato dalla
legge attenuazione di Beer:∫
line
f(r) dr = −log(I/I0). (3.5)





in cui Rθ e` la trasformata di Radon. Un oggetto posto in r e` calcolato
attraverso retroproiezione, ovvero sommando tutti gli integrali di linea pas-
santi per il punto r scalati con F−1(ρ), la trasformata di Fourier inversa (1D)
di ρ, chiamato filtro per la sua forma nel dominio delle frequenze. Esso tiene
conto del fatto che la densita` di acquisizione diminuisce con l’aumentare della
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distanza dall’origine. Filtrare (ovvero moltiplicare per l’antitrasformata di
Fourier) permette di ottenere una corretta distribuzione spaziale nella rico-
struzione dell’immagine.
La FBP si basa su una particolare proprieta` del teorema delle proiezioni bi-
dimensionali, in cui si afferma che una proiezione ad un angolo θ contiene
informazioni riguardo alla sezione trasversale dell’oggetto rappresentata da
una fetta nel dominio di Fourier, come mostrato in figura 3.2.
Lo sbilanciamento della densita` di acquisizione e` mostrato in figura 3.3. Co-
me si puo` vedere la densita` dei raggi al centro e` molto piu` alta rispetto alle
estremita`. Questa disomogeneita` e` corretta attraverso lo step di filtraggio.
Nella DBT l’angolo massimo θ e` limitato ed una larga parte del dominio di
Fourier rimane non campionata. Questo significa che una significativa por-
zione delle informazioni corrispondenti alla direzione z e` mancante. Se si
aumenta l’angolo di scansione il sistema riesce ad investigare in maniera piu`
approfondita su come cambi il segnale lungo la direzione z. Per questa scar-
sita` di informazioni la risoluzione e` limitata: questa e` la causa dell’incapacita`
della tomosintesi di fornire una ricostruzione tridimensionale perfetta di un
oggetto 3D.
Figura 3.2: (a) Processo di scansione e creazione di un piano; (b) Spazio di Fourier
campionato. Il dominio e` rappresentato da un doppio set di fette, ognuna relativa ad un
diverso angolo di acquisizone
Figura 3.3: (Sinistra) Spazio di Fourer coperto dalla CT. (Destra) Spazio di Fourier
coperto dalla DBT.
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3.2 Algoritmi iterativi - Algebraic Reconstru-
tion Technique
Le tecniche di ricostruzione iterative sono in generale un processo ciclico a
tre fasi: stima del volume, confronto tra proiezioni simulate e misurate, ag-
giornamento della stima del volume a seguito di queste differenze. Questo
ciclo viene ripetuto finche´ un certo numero di iterazioni e` stato raggiunto o
finche´ le differenze tra proiezioni simulate e misurate sono sufficientemente
piccole.
L’algoritmo di ricostruzione iterativo piu` semplice e` chiamato metodo di ri-
costruzione algebrico (Algebraic Reconstrution Technique, ART), nel quale
una frazione delle differenze tra proiezioni simulate e misurate sono aggiunte
ad ogni punto appartenente al volume dell’oggetto in esame attraversato dai
raggi-X.
ART non e` altro che la risoluzione iterativa di un’equazione lineare Ax = b,
dove A (matrice m × n) rappresenta il processo di scansione, x il vettore
incognito dei valori dei pixel e b il vettore che contiene le informazioni ri-
guardanti le proiezioni misurate.
Variazioni del metodo di ricostruzione algebrico convenzionale, come il meto-
do di ricostruzione algebrico simultaneo (SART), cambiano il momento della
routine nel quale le proiezioni simulate sono aggiornate.
Gli algoritmi iterativi tendono ad introdurre rumore ad ogni passo, nel ten-
tativo di far convergere l’immagine simulata a quella misurata. Per questo,
un importante parametro da valutare e` il numero di iterazioni che si devono
effettuare. Bisogna infatti raggiungere un compromesso tra non aggiungere
un eccessivo rumore ed ottenere una ricostruzione soddisfacente.
In figura 3.4 nella pagina successiva e` mostrato il miglioramento del contrasto
e della nitidezza in tre iterazioni SART successive.
Uno dei principali vantaggi degli algoritmi iterativi e` la possibilita` di appli-
care dei vincoli nello step di aggiornamento dell’immagine. In questo modo,
si puo` ad esempio imporre un certo smoothness del volume simulato tale da
diminuire il rumore dell’immagine ricostruita.
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Figura 3.4: Tre successive iterazioni SART per l’imaging di un tumore impiantato nella
coscia di un coniglio. Tomosintesi a 30◦ gradi di scansione con 15 proiezioni (Sunnybrook
Research Institute, Toronto, Canada)
3.3 Artefatti
A causa della geometria limitata della DBT, le immagini ricostruite sono
affette dalla presenza di artefatti.
Gli oggetti esaminati tendono a diventare meno nitidi quando il lettore scorre
tra le slice, invece che scomparire completamente. Questo e` piu` evidente per
oggetti di grandi dimensioni, che possono persistere per diversei piani anche
dopo che si e` superato il bordo dell’oggetto (ad esempio alcuni dettagli della
mammella possono essere osservati anche diversi millimetri sopra il piano di
compressione della mammella nella ricostruzione).
Oggetti larghi e ad alto contrasto possono produrre streak artifacts che si
manifestano come oggetti sovrapposti che convergono quando il lettore scor-
re verso il piano in cui e` presente l’oggetto che ha prodotto l’artefatto (in
alto nella figura 3.5 nella pagina seguente).
Gli staircase artifacts (in basso a sinistra nella figura 3.5 nella pagina suc-
cessiva) possono verificarsi in presenza di bordi netti, perpendicolari alla
direzione dello scan.
Lo scatter dei raggi-X e l’indurimento del fascio portano alla comparsa di
cupping artifacts (in basso a destra nella figura 3.5 nella pagina seguente).
I raggi-X che attraverano il centro della mammella vengono diffusi in modo
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piu` frequente e si induriscono maggiormente rispetto a quelli che passano
all’estremita` del seno, in quanto attraversano piu` materiale. Di conseguenza
il profilo di attenuazione risultante non coincide con il profilo ideale che si
otterrebbe senza scattering e indurimento del fascio.
Figura 3.5: Esempi di artefatti. (A) Un’ombra nel piano x-y lungo la direzione di
scansione che circonda un ogetto ad alto contrasto (in questo caso un cuscinetto a sfera di
alluminio con un diametro di 0.88 mm). Cuscinetto nel piano (a sinistra), a 3 mm sotto il
cuscinetto (al centro) e a 15 millimetri sotto il cuscinetto (a destra). (B) Staircase artifacts
causati dal bordo ben definito di un oggetto. (Sinistra) Bordo nel piano focale. (Destra)
Artefatti mostrati 25 mm sotto il piano focale. (C) Cupping artifacts. Si manifestano
come una forte variazione dell’attenuazione dai bordi al centro dell’oggetto esaminato.
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3.4 Risoluzione spaziale
La risoluzione spaziale nel piano dipende principalmente dalla risoluzione del
detector. Per ottenere readout piu` veloci e ridurre il rumore del rivelatore
alcuni costruttori fanno uso di pixel binning (attualmente in commercio so-
lo Hologic), con una conseguente riduzione della risoluzione (ad esempio un
binning 2X2 riduce la risoluzione in ogni direzione del 50%).
Come precedentemente accenato anche il moto continuo del tubo radiogeno
comporta una riduzione della risoluzione. Ren et al. nel 2005 [27] hanno esa-
minato gli effetti del moto continuo sulla sfocatura delle immagini utilizzando
un prototipo Hologic per DBT. E´ stato impiegato un detector a conversione
diretta con pixel di dimensione effettiva di 140 µm. Gli autori hanno mo-
strato come la sfocatura aumenti con la distanza dall’ asse di rotazione, con
un’effettiva sfocatura di mezzo pixel ad una distanza di 3 cm dall’isocentro.
La risoluzione nella direzione z e` difficile da quantificare. Nella DBT le in-
formazioni sulla direzione z sono meglio ottenute per oggetti piccoli.
Si puo` illustrare questo concetto tramite un semplice esempio. Si immagini
di essere di fronte ad un lampione e di muoversi di un metro a sinistra o a
destra. Non sara` difficile stimare lo spessore del lampione, anche se esso pre-
senta una forma irregolare. Si immagini ora di stare di fronte ad un grande
albero (di dimensioni tali da bloccare una significativa porzione del campo
visivo). Muoversi di lato di un metro permettera` di farsi un’opinione molto
grossolana dello spessore dell’albero. Ci si dovrebbe infatti muovere di piu`
per migliorare la stima.
La risoluzione fuori dal piano e` tipicamente valutata usando la funzione di dif-
fusione dell’artefatto (ASF), che e` simile alla funzione di diffusione del punto,
ma le ASF sono solitamente misurate con l’imaging di oggetti relativamente
grossi (ad esempio 1 mm) piuttosto che di oggeti puntiformi.
Capitolo 4
Dose ed ottimizzazione della
dose
La dose effettivamente impiegata durante l’acquisizione di un’immagine tra-
mite DBT e` un aspetto fondamentale che influisce sull’applicabilita` clinica
della tomosintesi, oltre che essere un importante parametro di confronto con
la mammografia standard.
Nell’imaging della mammella la dose assorbita non rappresenta la stima piu`
rilevante per la caratterizzazione della dose di radiazione. La mammella e`
composta principalmente da due tipi di tessuto: il tessuto ghiandolare e il
tessuto adiposo. Poiche´ il cancro alla mammella si sviluppa in genere solo nel
tessuto ghiandolare, Hammerstein et al. [15] hanno ritenuto che per lo studio
del rischio della radiazione ionizzante impiegata nell’imaging al seno, sia rile-
vante solo l’energia depositata nel tessuto ghiadolare. Questo ha portato alla
definizione della cosiddetta dose ghiandolare media (Mean Glandular Dose,
MGD) che rappresenta solo la dose assorbita dal tessuto ghiandolare. La
MGD e` il parametro impiegato per stimare la dose sia in mammografia che
in tomosintesi ed e` calcolata applicando fattori di conversione calcolati attra-
verso tecniche Monte Carlo alla dose in ingresso alla mammella (misurata).
Rispetto alla MGD della mammografia, il calcolo della MGD con la DBT
include anche un coefficiente che considera l’angolo a cui vengono acquisite
le diverse proiezioni.
Poiche´ la DBT e` stata proposta come tecnica sostitutiva della DM sia per
il contesto di screening che per quello diagnostico, si e` convenzionalmente
imposta come condizione ideale che la dose ricevuta dalla mammella duran-
te l’acquisizione dovesse essere circa equivalente a quella impiegata per un
classico esame di screening mammografico two-views (3-5 mGy). Tuttavia,
la dose di radiazione necessaraia per l’acquisizione tramite DBT e` general-
mente piu` alta rispetto a quella impiegata per ottenere una mammografia
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digitale standard. Infatti, nonostante nella tomosintesi la dose per proiezio-
ne sia mantenuta bassa, sono neccessarie immagini proiettive multiple (da 9
a 25 nei sistemi clinici oiderni) per permettere la ricostruzione volumentrica.
Questo porta inevitabilmente ad un aumento del livello della dose. A secon-
da dell’apparato, del numero di proiezioni, del tubo a raggi-X e del tempo di
esposizione, il rapporto tra il livello della dose impiegato in un acquisizione
tramite tomosintesi e quello impiegato per una mammografia e` generalmente
compreso tra 1 e 2.
A questo punto ci si pone pero` il problema di come dovrebbe essere strut-
turato un esame di tomosintesi completo. Il protocollo clinico generalmente
utilizzato negli studi di screening con la tomosintesi ha incluso la mammo-
grafia two-views e la tomosintesi two-views. Quasi la totalita` dei risultati
pubblicati mostra delle performance cliniche migliorate con l’uso combinato
di tomosintesi e mammografia rispetto all’impiego della sola mammografia.
Se si decidesse di adottare questo protocollo nella routine clinica, anche as-
sumendo un’ottimizzazione della DBT tale da permettere un livello di dose
uguale a quello della DM, la dose di radiazione sarebbe sistematicamente
raddoppiata a causa della doppia esaminazione. Questo e` sicuramente di-
scutibile per ragioni di radioprotezione, soprattutto per quanto riguarda la
popolazione di screening.
E´ pero` possibile fare a meno dell’esame mammografico se si fa uso della cosid-
detta mammografia sintetica, creata attraverso un algoritmo che proietta il
dataset tridimensionate ottenuto con la DBT per formare un’immagine bidi-
mensionale. A causa dell’abbondanza di artefatti caratteristici della DBT gli
algoritmi devono fare attenzione a minimizzare questi effetti nella mammo-
grafia sintetica, in modo da rederla il piu` simile possibile ad una mammografia
vera e propria.
I risultati positivi ottenuti negli studi che confrontano le performance della
DBT combinata con la mammografia standard con quelle della DBT com-
binata con la mammografia sintetica indicano che in un futuro prossimo la
mammografia sintetica ottenuta tramite DBT potra` sostituire completamen-
te la mammografia standard [9].
Quindi il problema dell’aumento di dose sistematico della tomosintesi potra`
essere notevolmente ridimensionato se sara` possibile derivare una mammo-




Normalmente l’esame mammografico viene eseguito acquisendo due proiezio-
ni (two-views), con la mammella compressa in posizione cranio-caudale (CC)
e in posizione mediolaterale-obliqua (MLO), rispettivamente (figura 5.1). In
entrambi i casi il tubo e il rivelatore sono perpendicolari, ma in CC la mam-
mella viene compressa “dall’alto al basso” con l’asse tubo-rivelatore verticale,
mentre in MLO la mammella viene compressa “in diagonale”, per includere
anche il cavo ascellare, e l’asse tubo-rivelatore e` ruotato di circa 45◦. La
doppia proiezione e` stata introdotta proprio per ridurre gli effetti del rumore
anatomico dovuto alla geometria proiettiva.
Figura 5.1
Il risultato e` esemplificato nella figura 5.2 a fronte:
26
5.2. ESAME DI TOMOSINTESI 27
Figura 5.2: (Sinistra) Mammella commpressa in posizione CC. (Destra) Mammella
compressa in posizione MLO.
5.2 Esame di tomosintesi
Quando e` stata introdotta la tomosintesi, la modalita` di posizionamento del-
la mammella e` rimasta invariata ma c’e` stata una fase di riflessione in cui,
dovendo disegnare dei trial clinici, i ricercatori si sono chiesti se fosse anco-
ra necessario mantenere entrambe le proiezioni CC e MLO oppure se una
proiezione (one-view) fosse sufficiente, dal momento che la tomosintesi ridu-
ce l’effetto di sovrapposizione dei tessuti. Tuttavia, essendo la conduzione
di uno studio clinico molto lunga e complessa, la maggior parte degli stu-
di clinici e` stata disegnata mantenendo un approccio conservativo, ovvero
acquisendo sia la mammografia che la tomosintesi bilaterali in due proiezio-
ni e confrontando la mammografia (two-view FFDM) con la combinazione
di mammografia e tomosintesi (two-view FFDM + two-view DBT). Pochi
studi sono stati condotti acquisendo la mammografia in due proiezioni e la
tomosintesi soltanto in MLO.
5.3 Parametri di valutazione delle performan-
ce cliniche
Esistono diversi parametri per la valutazione delle performance cliniche di
una tecnica di imaging, che variano a seconda della popolazione di pazienti
su cui la tecnica viene applicata e a seconda della distribuzione dei “sani”
e dei “malati”. Nel seguito saranno descritti alcuni dei parametri di perfor-
mance utilizzati all’interno degli studi clinici che, normalmente, confrontano
i risultati in termini di diagnosi di un certo numero di radiologi che interpre-
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tano le immagini prodotte con due diverse modalita` di imaging.
• Sensibilita` (Se): e` la capacita` di una tecnica di imaging di identifi-
care correttamente la presenza di malattia. Nel caso del tumore della
mammella, detti TP i veri positivi, ovvero i casi di lesione maligna








dove FN indica i falsi negativi, ovvero i casi di lesione maligna accertati
non correttamente riconosciuti dalla tecnica di imaging.
• Specificita` (Sp): e` la capacita` di una tecnica di imaging di identi-
ficare correttamente l’assenza di malattia. Nel caso del tumore della
mammella, detti TN i veri negativi, ovvero i casi privi di lesione o con









dove FP indica i falsi positivi, ovvero i casi di lesione benigna accertata
o i casi privi di lesione non correttamente riconosciuti dalla tecnica di
imaging.
• Area Under the Curve (AUC) = area sottesa dalla curva ROC
(figura 5.3 nella pagina successiva). La curva ROC (Receiver Opera-
ting Characteristics) e` ottenuta dal grafico della sensibilita` in funzione
del parametro (1-Sp), per diversi valori della coppia (Se, 1-Sp). L’area
della curva ha il significato di indice di performance “complessivo” di
una tecnica di imaging.
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Figura 5.3
• Cancer Detection Rate (CDR): e` il numero di tumori diagnosticati
per migliaia di donne sottoposte a esame mammografico di screening.
Nello screening le donne solitamente in fascia d’eta` 50-70 anni vengono
invitate per eseguire l’esame mammografico, allo scopo di identificare
precocemente la presenza di eventuali lesioni maligne.
• Tasso di richiami o recall rate (RR): e` la percentuale di donne
partecipanti allo screening richiamate per approfondimenti. Gli appro-
fondimenti possono essere dovuti a dubbi o sospetti generati dall’inter-
pretazione della mammografia e possono essere costituiti da ulteriori
immagini mammografiche (ingrandimenti, spot-view, ecc) oppure dal-
l’esame ecografico. In alcuni casi, il sospetto mammografico puo` indurre
un richiamo per biopsia. Poiche´ la maggior parte dei richiami non por-
ta ad una diagnosi di cancro, il RR e` in genere usato come “indicatore
negativo” dello screening, perche´ ne aumenta parecchio i costi. Se il
RR e` molto alto il costo dello screening diventa insostenibile. Il tasso
di richiami varia drasticamente tra i paesi europei e il Nord America,
a causa delle differenze sostanziali tra i sistemi sanitari. Mentre negli
screening europei e` ritenuto “accettabile” un programma di screening
in cui il RR sia inferiore al 7%, negli Stati Uniti dove non e` raro trovare
un RR superiore al 10%.
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5.4 Vantaggi clinici della tomosintesi: scree-
ning e setting diagnostico
I vantaggi clinici della tomosintesi, principalmente valutati come tec-
nica di imaging aggiuntiva all’esame mammografico, variano a secon-
da della popolazione di pazienti coinvolta nello studio. La distinzione
principale viene generalmente fatta tra popolazione di screening, ovve-
ro donne sane che vengono invitate ad eseguire un test (Europa) o si
presentano spontaneamente a scopo preventivo (USA), e popolazione
“diagnostica”, ovvero donne che si presentano presso un centro seno-
logico per qualche motivo (sintomi oppure indicazioni di altro medico
sulla base di un qualche tipo di sospetto). Anche se la distinzione non
sempre e` cos`ı netta, il numero di lesioni maligne presenti nelle due po-
polazioni (prevalenza) e` nettamente diverso: molto basso (alcune unita
per migliaia di donne screenate) nel caso dello screening, molto alto nel
caso della popolazione diagnostica.
Anche il disegno degli studi clinici e i parametri utilizzati per misurare
le performance variano a seconda della popolazione.
Tabella II: Risultati di screening europei
In tutti i tre trial europei pubblicati relativi all’applicazione della to-
mosintesi allo screening, si e` misurato un significativo incremento del
CDR, ovvero l’aggiunta della tomosintesi alla mammografia permette di
trovare un numero maggiore di cancri rispetto alla sola mammografia.
In particolare, il trial di Malmo¨ [19], unico disegnato per confronta-
re la mammografia con una sola proiezione di DBT, ha permesso di
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ipotizzare che l’aumento di CDR sia dovuto essenzialmente alla tomo-
sintesi. Per quanto riguarda il tasso di richiami, si puo` osservare come
anche questo sia diminuito in due casi su tre con l’introduzione della
tomosintesi e leggermente aumentato nel trial di Malmo¨. Va comunque
sottolineato che essendo il tasso di richiami negli screning europei gia`
estremamente basso, l’uso della tomosintesi difficilmente potra` abbat-
tere di molto tale parametro.
Situazione completamente diversa si ha negli Stati Uniti, dove il tasso
di richiami e` nettamente superiore a quello europeo. Nella tabella se-
guente sono riportati i risultati dei principali studi.
Tabella III: Risultati di screening americani
L’applicazione della tomosintesi al setting diagnostico (popolazione sin-
tomatica o con prevalenza di cancro superiore a quella dello screening)
ha dato comunque risultati positivi, anche se molto piu` difficili da con-
frontare a causa delle differenze sostanziali nel disegno degli studi.
In generale, la DBT in aggiunta alla mammografia, ha migliorato si-
gnificativamente la conspicuity delle lesioni di tipo massa o distorsione
strutturale, visualizzando delle caratteristiche (bordi netti o sfumati,
volume, ecc) che permettono una diagnosi piu` accurata. In igura 5.4
nella pagina seguente sono riportati un paio di esempi.
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Figura 5.4
Molti studi in ambito diagnostico hanno dimostrato un miglioramen-
to sia della sensibilita` che della specificita` rispetto alla mammografia,
nonche´ un aumento della AUC, cioe` delle performance diagnostiche.
Conclusioni
La DBT e` un’estensione della DM che produce immagini ricostruite
quasi tridimensionali da un set discreto di proiezioni a bassa dose ac-
quisite all’interno un range angolare limitato. Il range angolare, il nu-
mero di proiezioni, la dose per proiezione, la geometria di movimento
e la risoluzione del detector influiscono sulla qualita` dell’immagine. La
maggior parte dei sistemi di tomosintesi impiega una geometria par-
zialmente isocentrica. Il moto del tubo radiogeno puo` essere continuo o
in modalita` step-and-shoot. Le caratteristiche geometriche della DBT
rendono generalmente impraticabile l’impiego di una griglia anti-scatter
convenzionale. Per la ricostruzione dell’immagine sono utilizzati algo-
ritmi di ricostruzione analitici o iterativi, ognuno con diversi pregi e
limitazioni. I successi riportati nella generazione di immagini bidimen-
sionali sintetiche dall’acquisizione della sola tomosintesi permettono
una significativa riduzione della dose impiegata in DBT. Studi euro-
pei e statunitensi su larga scala mostrano che la DBT+DM, rispetto
alla DM, permette tassi d’individuazione del cancro piu` alti, aumentan-
do l’efficienza dello screening per il cancro alla mammella. L’impiego
della DBT puo` diminuire i richiami e quindi ridurre sia i costi che lo
stress causato a seguito del richiamo per falso positivo.
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